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cfPWV carotido-femorale Pulswellengeschwindigkeit (pulse wave ve-
locity) 
Hz    Hertz (abgeleitete SI-Einheit der Frequenz) 
MAD mittlerer arterieller Druck 
MRE Magnetresonanzelastografie 
PWV    Pulswellengeschwindigkeit (pulse wave velocity) 
SWA    Scherwellenamplitude (shear-wave amplitude) 
SWS    Scherwellengeschwindigkeit (shear-wave speed) 
THE zeitharmonische Ultraschallelastografie (ultrasound time-har-
monic elastography) 




In ihrer Funktion als größte Schlagader des menschlichen Körpers spielt die Aorta eine 
zentrale Rolle in Bezug auf die kardiovaskuläre Gesundheit. Durch den pulsatilen Aus-
wurf des linken Ventrikels während der Systole wird die Aorta distendiert und kehrt wäh-
rend der Diastole in ihre Ursprungsform zurück. Aufgrund der Umwandlung von pulsatiler 
Energie in einen kontinuierlichen Blutstrom gelingt eine arterielle Dämpfung während des 
kardialen Zyklus, die maßgeblich zu der Aufrechterhaltung der Funktion nachgeschalteter 
Organe beiträgt (1-3). Dieses elastische Verhalten, Ende des 19. Jahrhunderts von Otto 
Frank als „Windkesseleffekt“ bezeichnet, wird durch den dreischichtigen Wandaufbau der 
Aorta und den damit verbundenen elastischen Eigenschaften ermöglicht (4-6). Die innen-
liegende Tunica intima besteht aus einer endothelialen und subendothelialen Schicht. Sie 
dient unter anderem als Diffusionsbarriere gegenüber dem Intravasalraum und reguliert 
über die Sezernierung von Stickstoffmonoxid die Gefäßweite. Die außenliegende Tunica 
adventitia besteht aus einer dünnen Bindegewebsschicht, in der die zur Versorgung der 
Gefäßwand notwendigen Lymphbahnen, Nervenbahnen und Gefäße (Vasa vasorum) 
verlaufen. Die zwischen den beiden genannten Schichten liegende Tunica media hinge-
gen ist hauptsächlich für die elastischen Eigenschaften der Aorta verantwortlich. Sie be-
steht aus multiplen, konzentrisch angeordneten elastischen Lamellen, die durch parallel 
angeordnete, glatte Muskelzellen separiert werden und mittels nur gering elastischer Kol-
lagen-Fibrillen (Typ I, III und IV) untereinander quervernetzt sind (5, 7). Die Anzahl der 
elastischen Lamellen und die Menge des hierin enthaltenen Elastins bestimmen den 
Grad der Elastizität. Während die thorakale Aorta in ihrer Tunica media 50-60 elastische 
Lamellen aufweist und somit hauptsächlich für die arterielle Dämpfung verantwortlich ist, 
verringert sich die Anzahl der Lamellen in der abdominellen Aorta auf unter 30 Einheiten 
(8-10). Eine Abnahme der arteriellen Elastizität beziehungsweise die Zunahme der 
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arteriellen Steifigkeit gilt als ein unabhängiger Prädiktor für das Auftreten unerwünschter 
kardiovaskulärer Ereignisse und für eine erhöhte Mortalität (11-13). Eine Zunahme der 
Aortensteifigkeit verursacht eine Erhöhung des systolischen Blutdrucks und des Puls-
drucks (Differenz von systolischem und diastolischem Blutdruck) (14, 15). Die durch den 
ansteigenden systolischen Blutdruck erhöhte Nachlast des Herzens führt zu einer links-
ventrikulären Hypertrophie und einem erhöhten Sauerstoffbedarf des Herzens, während 
die Koronarperfusion durch eine Verkürzung der Diastole und ein verändertes Timing der 
reflektierten Pulswelle zunehmend vermindert wird (11, 16, 17). Die Erhöhung des Puls-
drucks bewirkt einen erhöhten pulsatilen Stress in Organen mit einer niedrigen Impedanz, 
insbesondere in Gehirn und Nieren (18). Folgen können eine zunehmende Einschrän-
kung der Nierenfunktion, die Entstehung einer zerebralen hypertensiven Mikroangiopa-
thie oder ein höheres Risiko für das Auftreten einer zerebralen Ischämie sein (2, 19, 20). 
Goldstandard für die nicht-invasive Bestimmung der arteriellen Steifigkeit ist die Messung 
der aortalen Pulswellengeschwindigkeit (pulse wave velocity, PWV) mittels Applanations-
tonometrie (15, 21). Hierbei wird mit einem Tonometer die vom linken Ventrikel ausge-
worfene Pulswelle an der Arteria carotis communis und der Arteria femoralis communis 
registriert und im Anschluss die Laufzeit der Pulswelle zwischen den beiden Gefäßen 
bestimmt (carotido-femorale Pulswellengeschwindigkeit, cfPWV). Die Laufstrecke der 
Pulswelle kann näherungsweise durch Messung des Abstandes zwischen beiden Tono-
metrie-Messpunkten bestimmt werden (21). Die so berechnete Pulswellengeschwindig-
keit gilt als Maß für die Steifigkeit der Aorta, wobei die Aorta ascendens hierbei keine 
Berücksichtigung findet. Einschränkungen der Messgenauigkeit können bei adipösen Pa-
tienten oder durch Abweichungen von der anatomischen Norm, beispielsweise durch vor-
geschaltete Stenosen oder eine Elongation der aorto-iliacalen Strombahn, auftreten (13, 
21).  
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Bereits frühzeitig wurde versucht die elastischen Eigenschaften der Aorta mit bildgeben-
den Verfahren zu ermitteln, um Informationen über Morphologie und Funktion miteinan-
der verknüpfen zu können. In den 1970er Jahren fanden erste Messungen der Compli-
ance und Distensibilität der Aorta mit Ultraschall und kontrastmittelgestütztem Röntgen 
statt (22, 23). Mit Einführung der Phasenkontrastbildgebung in der MRT gelang die nicht-
invasive Messung der aortalen Pulswellengeschwindigkeit und, anders als bei der Be-
stimmung der cfPWV, die Darstellung segmentaler Unterschiede der PWV unter Einbe-
ziehung der proximalen Aorta (24, 25). Weitere bildbasierte Methoden stellen die Disten-
sibilitätsmessung mittels Funktions-MRT oder kontrastmittelgestützter CT sowie die Mes-
sung der Wanddeformation (Strainmessung) und die Pulswellenbildgebung mittels Ultra-
schall dar (26-29). All diesen Methoden gemein ist die Tatsache, dass es sich lediglich 
um eine indirekte Messung der elastischen Eigenschaften der Aorta handelt. Eine direkte 
Messung der vaskulären Steifigkeit würde erfordern, dass die zur Volumen- oder Trans-
versalflächenänderung führende Druckdifferenz innerhalb des Gefäßes bestimmt wird. 
Dieser Ansatz ist jedoch technisch schwierig zu realisieren und zudem auch invasiv, so-
dass eine solche Messung bisher klinisch nicht etabliert wurde.  
In den 1990er Jahren entwickelte und in den letzten Jahren intensiv erforschte Ansätze 
in der gewebemechanischen Bildgebung sind die Magnetresonanz- und Ultraschal-
lelastografie (MRE, USE) (30-32). Das Grundprinzip der Elastografie basiert darauf das 
althergebrachte Verfahren der Palpation mit modernen Techniken der Bildgebung zu ver-
binden und besteht im Wesentlichen aus drei Untersuchungsschritten. Zuerst erfolgt eine 
mechanische Anregung des zu untersuchenden Gewebes durch das Einbringen von 
Schallwellen in einem Frequenzbereich von 20 Hz bis 200 Hz, die dann innerhalb des 
Körpers transversal zu ihrer Ausbreitungsrichtung propagieren und eine Scherung der 
Gewebeschichten verursachen (sogenannte Scherwellen). Die Beobachtung der 
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Scherwellenausbreitung erfolgt in einem zweiten Schritt mittels bewegungssensitiver 
MRT-Sequenzen oder Ultraschall. In einem letzten Schritt erfolgt mit Hilfe der gemesse-
nen Scherwellendaten eine Bestimmung der viskoelastischen Gewebeeigenschaften. 
Zur Beschreibung dieser Eigenschaften dient der Schermodul (G*), der maßgeblich durch 
die histologische Zusammensetzung des untersuchten Gewebes definiert ist. Der Scher-
modul setzt sich aus einem Realteil (G‘) als Maß für die Elastizität des Gewebes und 
einem Imaginärteil (G‘‘) als Maß für die Viskosität zusammen (33, 34). Neben der Angabe 
des Schermoduls in der Druckeinheit Pascal dienen auch die Scherwellengeschwindig-
keit (in Meter pro Sekunde) und die Scherwellenamplitude (in Mikrometer) zur Beschrei-
bung der Gewebeelastizität  (35, 36). Die Elastografie gilt in der Leber bereits als nicht-
invasiver Goldstandard zur Detektion pathologischer Veränderungen der Gewebeelasti-
zität im Rahmen fibrotischer Veränderungen (37-39). Weitere bereits gut evaluierte An-
wendungsgebiete finden sich in der Diagnostik von zerebralen Tumoren und neurodege-
nerativen Erkrankungen sowie in der kardialen Diagnostik (35, 36, 40-42). Erste Mach-
barkeitsstudien im Tiermodell und in kleinen Probandenkollektiven haben das Potential 
der Elastografie gezeigt eine pathologische Steifigkeitszunahme der Aorta detektieren zu 
können (43-48). In der vorliegenden Arbeit soll daher die MRE und USE zur Untersu-
chung der Steifigkeit der Aorta genutzt werden, um folgende Untersuchungen an gesun-
den Probanden und Patienten sowie im Tiermodell durchzuführen: 
• Es wird untersucht, ob mittels der Ultraschallelastografie elastische Kenngrößen 
der Aorta bestimmt werden können.  
• Es wird untersucht, ob mit Hilfe dieser elastischen Kenngrößen der Einfluss des 
Alterns und der arteriellen Hypertonie auf die Aortensteifigkeit gemessen werden 
kann. 
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• Es wird geprüft, inwiefern die in der USE gemessene Steifigkeit der Aorta durch 
den individuellen Volumenstatus und den vorliegenden arteriellen Blutdruck beein-
flusst wird. 
• Es wird untersucht, welche Parameter geeignet sind, um die elastischen Eigen-
schaften der Aorta mittels Magnetresonanzelastografie zu beschreiben. Ferner 
wird geprüft, ob hierbei Unterschiede zwischen thorakalen und abdominellen Seg-
menten der Aorta festgestellt und ob Einflüsse des Alterns auf die Aortensteifigkeit 
mit der MRE erfasst werden können. 
Die Elastografie der Aorta stellt eine technische Herausforderung dar. Zum einen bietet 
die Aorta ein lediglich kleines Untersuchungsvolumen und verfügt aufgrund der wandern-
den Pulswelle über eine zeitabhängig hohe Druckänderung. Zum anderen sind die tho-
rakalen Anteile der Aorta durch den knöchernen Thorax und die Lunge gut gegenüber 
der notwendigen Einbringung der externen mechanischen Anregung abgeschirmt. In der 
Arbeitsgruppe Elastografie der Klinik für Radiologie an der Charité-Universitätsmedizin 
Berlin wurden in den letzten Jahren technische Fortschritte in der MRE und USE erzielt, 
die auch die zeitlich aufgelöste Elastografie dynamischer Organe ermöglichen (35, 42, 
49-52). Vor der Implementierung in die vorhandenen Magnetresonanztomografie- und 
Ultraschallsysteme wurden die bestehenden Elastografietechniken im Rahmen dieser Ar-
beit, wie im folgenden Kapitel dargelegt, weiterentwickelt und an die Anforderungen der 
Elastografie der Aorta angepasst. 
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2 Eigene Arbeiten 
2.1 Technische Grundlagen 
Ultraschallelastografie 
Die Grundlage der in dieser Arbeit verwendeten Technik stellt die zweidimensionale, zeit-
harmonische Ultraschallelastografie (ultrasound time-harmonic elastography, THE) dar. 
Hierbei werden – abweichend von transienten Elastografieverfahren wie beispielsweise 
der Acoustic Radiation Force Impuls (ARFI)-Technik – kontinuierliche, zeitharmonische 
Vibrationen in einem niedrigen Frequenzspektrum in den Körper eingekoppelt (50, 53, 
54). Vorteil dieser Technik ist, dass das gesamte zu untersuchende Organ durch die Vib-
rationen angeregt wird und dass aufgrund der im Vergleich zu transienten Verfahren hö-
heren Eindringtiefe von bis zu 13 cm auch adipöse Patienten oder tiefer liegende Gewe-
beschichten untersucht werden können (50, 54, 55). Zudem wird ein multifrequenter An-
satz verfolgt, bei der die eingekoppelte Wellenform nicht einer singulären Frequenz, son-
dern der Überlagerung mehrerer harmonischer Schwingungen in einem definierten Fre-
quenzspektrum entspricht. Die Verwendung einer multifrequenten Anregung reduziert die 
Fehleranfälligkeit der Elastografie, die sonst aus der Frequenzabhängigkeit von Scher-
wellengeschwindigkeit und -dämpfung resultieren würde (34, 56). In präliminären, inter-
nen Versuchsreihen wurde eine für die THE der Aorta optimale Anregung ermittelt, die 
eine Überlagerung von harmonischen Schwingungen mit Frequenzen von 60, 70 und 80 
Hertz (Hz) darstellt. Für die THE wird der Proband in Rückenlage auf einer speziell nach 
den Vorgaben der AG Elastografie entwickelten Untersuchungsliege positioniert (50). Die 
Liege verfügt über einen eingebauten Lautsprecher mit integriertem Verstärker, über den 
die Scherwellen in den Körper eingekoppelt werden (vergleiche Abbildung 1 in Original-
arbeit 1).  Die Aufnahme der Elastografiedaten erfolgt B-Bild-gestützt mittels einem 
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klinischen Ultraschallsystem (Sonix MDP, Ultrasonix, Scottsdale, USA), das mit einer 2 
Megahertz phased-array Sonde ausgestattet ist. Die Aufnahme der Elastografiedaten er-
folgt über einen Zeitraum von drei Sekunden bei einer Bildrate von 100 Bildern pro Se-
kunde. Die Nachbearbeitung der Elastografiedaten erfolgt auf einer separaten Worksta-
tion und erfordert im Wesentlichen drei Arbeitsschritte (54, 57). Zuerst erfolgt eine Be-
rechnung der axialen Gewebeauslenkung pro Bildzeile in jedem einzelnen Bild. Hieraus 
werden dann unter Berücksichtigung aller drei Anregungsfrequenzen und durch Nutzung 
eines Bandpassfilters sowie einer Hilbert-Transformation zeit- und frequenzaufgelöste, 
komplexe Wellenbilder erzeugt. In einem letzten Arbeitsschritt wird aus den Wellenbildern 
ein Elastogramm erzeugt, dass eine gewichtete Mittelung aller drei Anregungsfrequenzen 
darstellt. Abweichend von der bisherigen Technik der THE werden zeitlich aufgelöste 
Elastogramme berechnet, durch die Messwertfehler aufgrund der Mittelung der systoli-
schen und diastolischen Scherwellengeschwindigkeit vermieden werden können. 
Magnetresonanzelastografie 
Die Ultraschallelastografie ist aufgrund des nur kleinen thorakalen Schallfensters im Be-
reich der proximalen Aorta ascendens auf Untersuchungen der abdominellen Aorta be-
schränkt. Um zusätzlich auch die elastischen Eigenschaften der thorakalen Aorta ermit-
teln zu können, wurde die Magnetresonanzelastografie der Aorta an einem klinischen 1,5 
Tesla MRT (Magnetom Sonata, Siemens Healthineers, Erlangen, Deutschland) am Cam-
pus Mitte der Charité-Universitätsmedizin implementiert. Die MRE der Aorta basiert auf 
dem Prinzip der fraktionierten Bewegungskodierung, bei der jeweils nur ein Teil (eine 
Fraktion) eines jeden Wellenschwingungszyklus zur Beschreibung der Scherwellenaus-
breitung kodiert wird. Da so die Repetitionszeit TR (time to repeat) der verwendeten be-
wegungssensitiven MRT-Sequenz kürzer als die Dauer einer Schwingungsperiode sein 
kann, ergibt sich eine kürzere Akquisitionszeit und die Möglichkeit auch sich bewegende 
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Organe mittels Elastografie zu untersuchen. Für die MRE der Aorta wird die fraktionierte 
Bewegungskodierung mittels einer pulsgetriggerten Gradientenecho-Pulssequenz mit 
segmentierter, spiralförmiger k-Raum-Trajektorie realisiert (49, 58). Die Ausbreitung der 
eingekoppelten Scherwellen wird in allen drei Raumrichtungen gemessen, indem der Be-
wegungskodiergradient in separaten Messschritten entlang der drei Achsen des Mag-
netresonanztomografen ausgerichtet wird. Die im Bildsignal enthaltene Information über 
die Ausbreitung der Scherwellen basiert auf der durch die eingekoppelten Vibrationen 
verursachten und durch den Bewegungskodiergradienten detektierten Phasenverschie-
bung des Protonensignals. Wie auch bei der Ultraschallelastografie wird ein multifrequen-
ter Ansatz verfolgt, wobei bei der MRE jede Frequenz separat eingekoppelt und ausge-
wertet wird. In internen, präliminären Versuchsreihen wurden optimale Anregungsfre-
quenzen von 50, 62,5 und 80 Hz identifiziert. Die Vibrationen werden durch ein Druckluft-
system erzeugt und mittels vier individuell gefertigter, 3D-gedruckter Anregungseinhei-
ten, sogenannter Aktoren, in den Körper des Probanden eingekoppelt. Der Proband wird 
in Rückenlage auf insgesamt vier dieser Aktoren, die sich entlang der Wirbelsäule auf 
Höhe der mittleren Brustwirbelsäule befinden, positioniert (vergleiche Abbildung 1 in Ori-
ginalarbeit 5). Die Vibrationen setzen jeweils drei Sekunden vor Bildakquisition ein, um 
einen steady state der mechanischen Anregung zu erreichen. Die Nachbearbeitung der 
Elastografiedaten erfolgt auf einer separaten Workstation und basiert auf frei erhältlichen 
Inversionsalgorithmen (https://bioqic-apps.charite.de). Mittels einer Hilbert-Transforma-
tion werden die phasenentfalteten Bilddaten in komplexe Wellenbilder umgerechnet, aus 
denen in der weiteren Nachverarbeitung zeitaufgelöste Parameterkarten hervorgehen. 
Für die MRE der Aorta wurden auf den Parameterkarten die Scherwellengeschwindigkeit 
als Maß der Elastizität und der Verlustwinkel des Schermoduls (φ)	als Maß der Viskosität 
in der bewegungsarmen Diastole bestimmt. 
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2.2 Ultraschallelastografie der Aorta: Initiale Ergebnisse 
(Originalarbeit 1) 
 
Schaafs LA, Tzschätzsch H, van der Giet M, Reshetnik A, Steffen IG, Hamm B, Braun 
J, Sack I, Elgeti T. Time-harmonic ultrasound elastography of the descending abdominal 
aorta: initial results. Ultrasound Med Biol. 2017;43(11):2550-2557.  
DOI: https://doi.org/10.1016/j.ultrasmedbio.2017.07.001 
 
In dieser Machbarkeitsstudie wurde geprüft, ob mittels der zeitharmonischen Ultraschal-
lelastografie Unterschiede in der aortalen Wandsteifigkeit und auch in der aortalen Wand-
bewegung zwischen gesunden Probanden und langjährigen Hypertonikern detektiert 
werden können. Hierzu wurden 25 junge Gesunde (zwischen 18 und 50 Jahren), fünf 
ältere Gesunde (über 50 Jahre) und fünf Hypertoniker mittels monofrequenter (30 Hz), 
zeitharmonischer Ultraschallelastografie der proximalen abdominellen Aorta untersucht. 
Während einer zehnsekündigen Messphase wurde bei paralleler Registrierung des EKG 
die Scherwellenamplitude (SWA) in der Gefäßwand registriert und gemittelt. Zudem 
wurde die Auslenkung der Aortenwand in Richtung des Ultraschallkopfes während der 
Systole gemessen. 
Die systolische SWA betrug im Median in der Gruppe der jungen Gesunden 20 µm (In-
terquartilabstand 26 µm) und in der Gruppe der älteren Gesunden 33 µm (Interquartilab-
stand 49 µm) (p = 0,16). Im Vergleich zu den älteren Gesunden wies die Gruppe der 
Hypertoniker eine signifikant geringere systolische SWA mit 6 µm (Interquartilabstand 18 
µm) auf (p = 0,04). Die diastolische SWA betrug in der Gruppe der Hypertoniker 9 µm 
(Interquartilabstand 19 µm) und war signifikant geringer im Vergleich zu den jungen Ge-
sunden (30 µm, Interquartilabstand 29 µm; p = 0,03) und auch im Vergleich zu den älteren 
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Gesunden (50 µm, Interquartilabstand 50 µm; p = 0,02). Ein ähnliches Ergebnis ergab 
die Betrachtung der Differenz aus systolischer und diastolischer SWA (DSWA). Auch hier 
bestand ein signifikanter Unterschied zwischen Hypertonikern (4 µm, Interquartilabstand 
2 µm) und jungen Gesunden (10 µm, Interquartilabstand 6 µm; p = 0,002) sowie älteren 
Gesunden (12 µm, Interquartilabstand 4 µm; p = 0,01). Eine durchgeführte ROC-Analyse 
ergab für DSWA eine Fläche unter der Kurve von 0,96 (p < 0,001) bei einer Sensitivität 
von 1,0 und einer Spezifität von 0,9. Hierbei wurde zur Differenzierung gesunder Proban-
den und Hypertoniker ein optimaler cut off-Wert von 4,7 µm (Youden-Index = 0,9) ermit-
telt. Die Auslenkung der Aortenwand während der Systole betrug bei jungen Gesunden 
im Median 1,9 mm (Interquartilabstand 0,8 mm) und war dazu im Vergleich bei älteren 
Gesunden signifikant geringer mit 1,4 mm (Interquartilabstand 0,8 mm) (p = 0,03). Die 
Wandbewegung in der Gruppe der Hypertoniker betrug im Median 1,7 mm (Interquar-
tilabstand 1,0 mm) und wich nicht signifikant von beiden Gruppen der Gesunden ab (p = 
0,74 bzw. p = 0,14). 
Zusammenfassend konnte diese erste Machbarkeitsstudie zeigen, dass mittels der zeit-
harmonischen Ultraschallelastografie Informationen über die elastischen Eigenschaften 
der abdominellen Aorta gewonnen werden können. Das mögliche diagnostische Potential 
der Technik konnte durch den Parameter DSWA aufgezeigt werden, der eine hohe diag-
























2.3 Ultraschallelastografie der Aorta: Einfluss von Alter und Hyperto-
nus (Originalarbeit 2) 
 
Schaafs LA, Tzschätzsch H, Reshetnik A, van der Giet M, Braun J, Hamm B, Sack I, 
Elgeti T. Ultrasound Time-Harmonic Elastography of the Aorta: Effect of Age and Hyper-
tension on Aortic Stiffness. Invest Radiol. 2019;54(11):675-680. 
DOI: https://doi.org/10.1097/rli.0000000000000590 
 
Das Vorliegen einer arteriellen Hypertonie kann die physiologische Zunahme der Aorten-
steifigkeit beschleunigen und zu einem „frühen vaskulären Altern“ führen (59). Daher 
sollte untersucht werden, inwiefern der Einfluss des Alterns und des Vorliegens eines 
Bluthochdrucks auf die Aortensteifigkeit quantifiziert werden können und ob beide Ein-
flüsse insbesondere im hohen Alter noch voneinander zu trennen sind (60). Nach erfolg-
reicher Prüfung der Machbarkeit der zeitharmonischen Ultraschallelastografie zur Dar-
stellung qualitativer Unterschiede in der Scherwellenamplitude (Originalarbeit 1) wurde 
in dieser Studie eine weiterentwickelte Form der THE evaluiert. Durch Nutzung einer mul-
tifrequenten mechanischen Anregung wurden Messfehler, die durch die Frequenzabhän-
gigkeit der Scherwellengeschwindigkeit und -dämpfung entstehen können, reduziert. Zu-
dem wurden mittels der gemessenen Wellenausbreitung und den hieraus berechneten 
komplexen Wellenbildern Elastogramme erzeugt, auf denen die Scherwellengeschwin-
digkeit als direktes Maß der Gefäßwandelastizität bestimmt werden konnte. Fünfzig ge-
sunde Probanden verschiedenen Alters und vierundzwanzig langjährige Hypertoniker 
wurden mittels multifrequenter, zeitharmonischer Ultraschallelastografie der abdominel-
len Aorta untersucht. Eine anhand des Kollektivs der 50 gesunden Probanden durchge-
führte lineare Regressionsanalyse ergab einen signifikanten Einfluss des Alters auf die 
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gemessene Scherwellengeschwindigkeit mit einem Anstieg von 0,024 m/s pro Lebens-
jahr (p < 0,001). Auch nach Altersadjustierung der gemessenen Scherwellengeschwin-
digkeit gelang eine Unterscheidung der gesunden Probanden von den langjährigen Hy-
pertonikern. So zeigte sich eine im Median signifikant höhere altersadjustierte Schwer-
wellengeschwindigkeit von 0,24 m/s (0,17 – 0,40 m/s) in der Gruppe der Hypertoniker im 
Vergleich zu 0,07 m/s (-0,01 – 0,06 m/s) in der gesunden Kontrollgruppe (p < 0,001). Eine 
für die Ultraschallelastografie durchgeführte ROC-Analyse zeigte eine Fläche unter der 
Kurve von 0,966 (83% Sensitivität, 98% Spezifität) bei einem Grenzwert von 0,15 m/s (p 
< 0,001). Zum Vergleich wies die vor der Elastografie bei allen Probanden gemessene 
Pulswellengeschwindigkeit eine Fläche unter der Kurve von 0,938 (96% Sensitivität, 86% 
Spezifität) bei einem Grenzwert von 8,85 m/s auf (p < 0,001). Dreißig zufällig ausgewählte 
Elastografiedatensätze wurden von einem zweiten, geblindeten Radiologen ausgewertet. 
Es ergab sich eine exzellente Interobserver-Übereinstimmung mit einer Intra-Klassen-
Korrelation von 0,937 (95%-Konfidenzintervall: 0,87 – 0,97). Auch die Intraobserver-
Übereinstimmung wies exzellente Werte auf mit einer Intra-Klassen-Korrelation von 
0,987 (95%-Konfidenzintervall: 0,96 – 0,99). Die Reproduzierbarkeit der Ultraschal-
lelastografie wurde in Subgruppen von jeweils zehn zufällig ausgewählten gesunden Pro-
banden ermittelt. Die Untersuchungen wurden nach 20 Minuten und nach sechs Monaten 
wiederholt. Hierbei ergab sich eine exzellente Übereinstimmung bei der kurzfristigen Re-
produzierbarkeit (Intra-Klassen-Korrelation = 0,968; 95%-Konfidenzintervall: 0,878 – 
0,992) und eine gute Übereinstimmung in der langfristigen Reproduzierbarkeit (Intra-
Klassen-Korrelation = 0,844; 95%-Konfidenzintervall: 0,491 – 0,959).  
Mittels der zeitharmonischen Ultraschallelastografie gelang in dieser Arbeit eine zuver-
lässige Detektion einer erhöhten Aortensteifigkeit. Zudem konnte der Einfluss des Alters 
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auf die Aortensteifigkeit quantifiziert werden. Die hohe Interobserver-Übereinstimmung 


















2.4 Ultraschallelastografie der Aorta: Einfluss des Blutdrucks 
(Originalarbeit 3) 
 
Schaafs LA, Tzschätzsch H, Steffen IG, Braun J, Hamm B, Sack I, Elgeti T. Quantifica-
tion of aortic stiffness by ultrasound time-harmonic elastography: the effect of intravascu-




Neben dem langfristigen Einfluss einer arteriellen Hypertonie auf die arterielle Gefäßstei-
figkeit muss auch der während der Steifigkeitsmessung vorherrschende Blutdruck Be-
achtung finden, da dieser die Messwerte und somit den prädiktiven Wert der Messung 
beeinflussen kann (21, 61). In mehreren Studienpopulationen konnte gezeigt werden, 
dass sowohl der systolische und diastolische Blutdruck als auch der mittlere arterielle 
Druck (MAD) einen positiv korrelierten Einfluss auf die gemessene Pulswellengeschwin-
digkeit haben (62-66). Einige wenige Arbeiten zeigten auch, dass auf der Elastografie 
basierende Messtechniken zu einem gewissen Grad durch den Blutdruck beeinflusst wer-
den (45, 67). 
Nach Evaluation der multifrequenten THE in vivo (Originalarbeit 2) wurde mit dieser 
Studie ex vivo in einem Tiermodell geprüft, in welchem Ausmaß der Blutdruck die gemes-
sene Scherwellengeschwindigkeit beeinflusst. Hierzu wurden die Aorten aus neun jun-
gen, gesunden Hausschweinen, die aus anderen Forschungsvorhaben stammten, nach 
tierärztlich durchgeführter Euthanasie entnommen. Nach Präparation der Aorten wurden 
diese an eine mit Kochsalzlösung gefüllte Wassersäule angeschlossen. Die Wassersäule 
konnte in einem Bereich von umgerechnet 0 – 110 mmHg in 10 mmHg-Schritten adjustiert 
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werden, sodass jede der Aorten auf insgesamt elf statischen Druckstufen elastografiert 
werden konnte. Im Anschluss wurden drei der neun Aorten für 60 Minuten in 4%iges, 
gepuffertes Formaldehyd eingelegt, um eine künstliche Versteifung der Aorta - analog 
zum „frühen vaskulären Altern“ - herbeizuführen. Diese drei Aortenpräparate wurden wie-
derum elastografiert, um den Einfluss des intravasalen Drucks bei bereits steiferen Aor-
ten zu überprüfen. Während aller Elastografiemessungen wurde zusätzlich der Ge-
fäßdurchmesser ermittelt, um den Einfluss der Gefäßgeometrie auf die Messergebnisse 
zu überprüfen. Für die finale Auswertung wurde ein physiologischer Bereich des mittleren 
arteriellen Drucks zwischen 30 und 110 mmHg angenommen (68, 69). Die gemessene 
mediane Scherwellengeschwindigkeit betrug 2,14 m/s (Interquartilabstand 0,09 m/s) bei 
30 mmHg und 2,28 m/s (Interquartilabstand 0,07 m/s) bei 110 mmHg. Nach der Behand-
lung mit Formalin stieg die gemessene Scherwellengeschwindigkeit im Median signifikant 
auf 3,22 m/s (Interquartilabstand 0,01 m/s) bei 30 mmHg beziehungsweise auf 3,38 m/s 
(Interquartilabstand 0,01 m/s) bei 110 mmHg an (jeweils p = 0,01). In einer Slope-Analyse 
betrug der Anteil des Blutdrucks an der effektiv gemessenen Scherwellengeschwindkeit 
zwischen 2,5 – 8,6% (30 – 110 mmHg) in den nativen Aorten und zwischen 1,9 – 6,6% 
in den formalinbehandelten Aorten. Eine multivariate Analyse der Schwerwellenge-
schwindigkeit, die als Einflussfaktoren den Blutdruck, den Gefäßdurchmesser und die 
Formalinbehandlung beinhaltete, zeigte keinen signifikanten Einfluss des Gefäßdurch-
messers auf die ermittelte Scherwellengeschwindigkeit (p = 0,893).  
Zusammenfassend zeigen die Ergebnisse demzufolge, dass die Ultraschallelastografie 
effektiv nur einem geringen Einfluss durch den intravasalen Druck unterliegt und dass die 


















2.5 Ultraschallelastografie der Aorta und der Vena cava inferior: Ein-
fluss des Volumenstatus (Originalarbeit 4) 
 
Schaafs LA, Tzschätzsch H, Figiel C, van der Giet M, Reshetnik A, Hamm B, Sack I, 
Elgeti T. Quantitative Time-Harmonic Ultrasound Elastography of the Abdominal Aorta 
and Inferior Vena Cava. Ultrasound Med Biol. 2019;45(9):2349-2355. 
DOI: https://doi.org/10.1016/j.ultrasmedbio.2019.05.021 
 
Ein weiterer zu prüfender Einflussfaktor auf die Gefäßsteifigkeit ist der individuelle Volu-
menstatus des Menschen. Studien in anderen Organsystemen haben gezeigt, dass eine 
Flüssigkeitszufuhr die elastografisch gemessene Organsteifigkeit beeinflusst und bei-
spielsweise in der Leber zu höheren Gewebesteifigkeiten führt (54, 70). Aus diesem 
Grunde wurde in dieser Arbeit (Originalarbeit 4) geprüft, inwiefern sich die in der Wand 
der Aorta abdominalis und Vena cava inferior gemessene Scherwellengeschwindigkeit 
im nüchternen Zustand und eine Stunde nach oraler Ingestion von einem Liter Wasser 
unterscheiden. Zusätzlich wurde geprüft, ob der durch eine Autotransfusion (Beinhochla-
gerung) hervorgerufene Druckanstieg in der Vena cava inferior auch zu einem Anstieg 
der gemessenen Scherwellengeschwindigkeit führt. 
Es wurden zwanzig gesunde Probandinnen und Probanden mit einem mittleren Alter von 
29 ± 4,6 Jahre mittels THE der abdominellen Aorta und der Vena cava inferior untersucht. 
Zusätzlich erfolgte die Bestimmung des Blutdrucks und der Pulswellengeschwindigkeit 
nüchtern und nach oraler Ingestion von einem Liter Wasser. Die gemessene Scherwel-
lengeschwindigkeit in der Aorta betrug 2,14 ± 0,13 m/s im nüchternen Zustand und wich 
mit 2,15 ± 0,16 m/s eine Stunde nach Flüssigkeitszufuhr nicht signifikant ab (p = 0,792). 
Eine einfache Varianzanalyse zeigte hingegen einen signifikanten Anstieg der in der 
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Wand der Vena cava inferior gemessenen Scherwellengeschwindigkeit: 1,71 ± 0,10 m/s 
(nüchtern, Beinflachlagerung), 1,82 ± 0,10 m/s (nüchtern, Beinhochlagerung), 1,87 ± 0,10 
m/s (nach Hydrierung, Beinflachlagerung) und 1,95 ± 0,10 m/s (nach Hydrierung, Bein-
hochlagerung) (jeweils p < 0,001). Korrespondierend hierzu sank der Kollapsibilitätsindex 
als Surrogat für den in der Vena cava unferior vorherrschenden Druck von initial 58 ± 
13% über die insgesamt vier Zeitpunkte hinweg auf 35 ± 12% ab (p < 0.001). Sowohl die 
ermittelte Pulswellengeschwindigkeit als auch der systolische und diastolische Blutdruck 
wurden durch die Flüssigkeitsaufnahme nicht signifikant beeinflusst (p = 0,388 – 0,860). 
Die in der Wand der Aorta abdominalis gemessene Scherwellengeschwindigkeit war im 
Vergleich zu der Messung in der Vena cava inferior über alle Zeitpunkte hinweg signifi-
kant höher (p < 0,001).  
Zusammenfassend gelang in dieser Arbeit mittels Elastografie der Vena cava inferior ein 
indirekter Nachweis des Anstiegs des zentralvenösen Drucks nach Flüssigkeitszufuhr 
und Autotransfusion. Die Ultraschallelastografie der Aorta wurde nicht durch Volumen-
veränderungen beeinflusst. Zudem konnte gezeigt werden, dass sich Vena cava inferior 
und Aorta abdominalis analog zu den Kenntnissen aus Histologie und Anatomie in ihrer 

















2.6 Magnetresonanzelastografie der Aorta - Entwicklung und Erpro-
bung an gesunden Probanden (Originalarbeit 5) 
 
Schaafs LA*, Schrank F*, Warmuth C, Steffen IG, Braun J, Hamm B, Sack I, Elgeti T. 
Steady-State Multifrequency Magnetic Resonance Elastography of the Thoracic and Ab-
dominal Human Aorta – Validation and Reference Values. Invest Radiol. 2020;55(7): 451-
456 
DOI: https://doi.org/10.1097/rli.0000000000000654 
* equally contributing 
 
Während die elastischen Eigenschaften der abdominellen Aorta mit elastografischen 
Techniken bereits gemessen werden konnten, sind in der Literatur keine quantitativen 
Werte zur Steifigkeit der thorakalen Aorta in vivo verfügbar (43-48). In der fünften Origi-
nalarbeit wurde die Machbarkeit der Magnetresonanzelastografie zur Elastografie der ge-
samten Aorta evaluiert. Insgesamt wurden 20 gesunde Probanden im Alter zwischen 27 
und 77 Jahren (Median 33 Jahre, Interquartilabstand 16 Jahre) in einem 1,5 Tesla-MRT 
(Magnetom Sonata, Siemens Healthineers, Erlangen, Deutschland) untersucht. Darüber 
hinaus wurden zur Bestimmung der Reproduzierbarkeit sieben Probanden nach einer 
Stunde erneut untersucht. Auf den berechneten Parameterkarten wurden von zwei ver-
blindeten Radiologen die Elastizitätsparameter Scherwellengeschwindkeit (SWS), als 
Maß für die Gewebesteifigkeit, und der Verlustwinkel des Schermoduls φ , als Maß für 
die Viskosität des Gewebes, jeweils separat für die Aorta ascendens, Aorta descendens 
und die Aorta abdominalis ausgewertet.  
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Die mediane SWS betrug in der Aorta ascendens 1,62 m/s (Interquartilabstand 0,16 m/s) 
und war damit signifikant niedriger als in der Aorta descendens (2,40 m/s, Interquartilab-
stand 0,24 m/s; p < 0,001) und in der Aorta abdominalis (2,48 m/s, Interquartilabstand 
0,58 m/s; p < 0,001). Die SWS unterschied sich zwischen der Aorta descendens und 
Aorta abdominalis nicht signifikant (p = 0,67). Der Verlustwinkel φ	betrug im Median 0,916 
rad (Interquartilabstand 0,055 rad) in der Aorta ascendens, 0,903 rad (Interquartilabstand 
0,12 rad) in der Aorta descendens und 0,806 rad (Interquartilabstand 0,148 rad) in der 
Aorta abdominalis. Signifikante Unterschiede ergaben sich hierbei lediglich zwischen den 
Werten in der Aorta ascendens und Aorta abdominalis (p = 0,02). Mittels multipler Re-
gressionsanalyse konnte ein sehr geringer bis geringer Einfluss des Alters auf die SWS 
in allen drei Segmenten der Aorta nachgewiesen werden. Sowohl die Bestimmung der 
Intra- und Interobserverübereinstimmung als auch der Reproduzierbarkeit der MRE erga-
ben exzellente Intra-Klassen-Korrelationen zwischen 0,957 – 0,998.  
Zusammenfassend gelang mit der entwickelten MRE-Sequenz erstmals die Elastografie 
der gesamten Aorta in vivo. Übereinstimmend mit den Kenntnissen aus Histologie und 
Physiologie über segmentale Unterschiede in der Pufferfunktion und im histologischen 
Aufbau der Aorta konnten auch mittels MRE die segmental unterschiedlichen elastischen 




















Mit etwa einem Drittel aller Todesfälle stellen Erkrankungen des kardiovaskulären Sys-
tems in Deutschland und auch weltweit weiterhin die häufigste Todesursache dar (71, 
72). Im Jahre 2017 verstarben weltweit circa 17,8 Millionen Menschen unmittelbar an 
einem unerwünschten kardiovaskulären Ereignis oder an den Langzeitfolgen einer kardi-
ovaskulären Erkrankung (71). Für Deutschland betrug diese Zahl im gleichen Zeitraum 
344 524 Menschen (72). Auf globaler Ebene bedeutet dies trotz der rapiden Weiterent-
wicklung der Medizin einen Anstieg der Todeszahlen um 21,9% innerhalb von 10 Jahren 
(2007-2017) (71). Aus diesem Grunde nehmen die Prävention und Früherkennung kar-
diovaskulärer Erkrankungen eine zunehmend wichtigere Rolle ein und haben konsequent 
Einzug in eigenständige Leitlinien erhalten (73-75).  
In den letzten zwei Dekaden hat sich die arterielle Steifigkeit zu einem wichtigen Marker 
der kardiovaskulären Gesundheit entwickelt (11-13, 76). In prospektiven Studien konnte 
gezeigt werden, dass eine Zunahme der arteriellen Steifigkeit mit einer Abnahme der 
glomerulären Filtrationsrate verbunden ist (77). Weitere unabhängige Assoziationen be-
stehen mit einer Zunahme der koronaren Kalklast und unerwünschter kardiovaskulärer 
Ereignisse sowie mit der Entstehung einer linksventrikulären Hypertrophie (16, 78). Das 
Alter stellt den wichtigsten Einflussfaktor auf die Zunahme der Steifigkeit der Aorta dar. 
Die fortwährende mechanische Belastung der Gefäßwand durch den Auswurf des Her-
zens führt zu einer progredienten Fragmentierung des Elastins (17, 79). Gleichzeitig 
nimmt im Laufe des Alters die Aktivität von Kollagenasen ab, sodass das wesentlich we-
niger elastische Kollagen Typ I in der Tunica media akkumuliert (80). Neben der arteriel-
len Hypertonie und den anderen klassischen kardiovaskulären Risikofaktoren wurden 
weitere Einflüsse identifiziert, die eine Steifigkeitszunahme der Aorta beschleunigen. 
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Chronische Inflammationen, eine erhöhte Harnsäurekonzentration im Blut oder eine er-
höhte Aktivität des Renin-Angiotensin-Aldosteron-Systems führen zu einem Remodeling 
der Gefäßwand und ebenfalls zu einem „verfrühten vaskulären Altern“ (59, 81-84). Die 
aktuell als Goldstandard zur Verfügung stehenden Methoden der arteriellen Steifigkeits-
messung basieren auf nicht-bildgebenden Methoden und bieten lediglich ein indirektes 
Maß für die Gefäßsteifigkeit (21). Hiervon abgesehen ist die Bildgebung jedoch etablierter 
Bestandteil in der Diagnostik und Behandlung kardiovaskulärer Erkrankungen und es be-
steht eine zunehmende Evidenz, dass insbesondere die quantitative und funktionelle 
Bildgebung eine maßgebliche Rolle in der Gesundheitsvorsorge spielen kann (85-88). 
Vor diesem Hintergrund bietet die Elastografie als ein Alleinstellungsmerkmal die vielver-
sprechende Möglichkeit sowohl physiologische als auch pathologische Veränderungen 
der Aortenelastizität in vivo zu quantifizieren.  
Ultraschallelastografie 
In einer ersten Machbarkeitsstudie (Originalarbeit 1) wurde geprüft, inwiefern mittels 
zeitharmonischer Ultraschallelastografie elastische Kenngrößen der Aortenwand erho-
ben werden können. Hierbei konnte die Scherwellenamplitude (SWA) zu verschiedenen 
Zeitpunkten des kardialen Zyklus abgeleitet werden. In Arbeiten zu der kardialen Mag-
netresonanzelastografie wurde nachgewiesen, dass die SWA in einem indirekt proporti-
onalen Verhältnis zum Schermodul steht und somit zur Beschreibung von elastischen 
Gewebeeigenschaften geeignet ist (35, 36, 42). Die SWA zeigte in unserer Arbeit in allen 
Teilnehmergruppen innerhalb der Aortenwand eine zyklische Veränderung im Laufe der 
Herzaktion. Während der Systole kam es zu einem Abfall der SWA, der sich durch eine 
Steifigkeitszunahme der Aortenwand im Rahmen der Distension durch die wandernde 
Pulswelle erklären lässt (89). Analog hierzu stieg die SWA in der Diastole wiederum an. 
Die zyklische Variation der SWA, ausgedrückt als Differenz zwischen diastolischer und 
 58 
systolischer SWA (DSWA), war bei Patienten mit einer arteriellen Hypertonie sowohl im 
Vergleich mit jungen als auch mit älteren Gesunden signifikant geringer (p = 0,002 bzw. 
p = 0,01). Die festgestellten Unterschiede bezüglich DSWA fußen auf der aufgrund der 
arteriellen Hypertonie erhöhten Steifigkeit der Aorta und der somit reduzierten Distensi-
bilität des Gefäßes (90). Auf die Notwendigkeit einer Unterscheidung zwischen systoli-
schen und diastolischen Kenngrößen der Aortensteifigkeit wird von mehreren Autoren 
hingewiesen (21, 91). Kenyhercz et al. konnten mittels MRE der Aorta ebenfalls zyklische 
Veränderungen der Wandsteifigkeit nachweisen, wobei die endsystolisch gemessene 
Steifigkeit eine stärkere Korrelation mit dem Alter aufwies (46). Die Studiengruppe wies 
jedoch auch auf die Limitation der MRE hinsichtlich einer geringen zeitlichen Auflösung 
hin. Insofern scheint die von uns evaluierte Ultraschallelastografie aufgrund ihrer höheren 
zeitlichen Auflösung eine Alternative darzustellen. Die typischen Nachteile der Ultra-
schallbildgebung gegenüber den überlagerungsfreien Schnittbildverfahren, beispiels-
weise eine eingeschränkte Beurteilbarkeit aufgrund der Patientenkonstitution oder von 
Darmgasüberlagerungen, gelten jedoch auch für die USE. Als eine weitere Limitation ist 
der in Originalarbeit 1 gewählte monofrequente Ansatz anfällig gegenüber einer Disper-
sion des Schermoduls (34, 56). 
Basierend auf den Erkenntnissen aus Originalarbeit 1 wurde die THE der Aorta weiter-
entwickelt. Neben der Nutzung einer multifrequenten Anregung wurde ein Algorithmus 
verwendet, der die Berechnung von Elastogrammen im gesamten Sichtfeld erlaubt (54). 
Auf den Elastogrammen konnte zudem statt der Scherwellenamplitude nun die Scher-
wellengeschwindigkeit als direktes Maß der Gewebeelastizität ermittelt werden. Es ge-
lang eine sichere Identifizierung der Aortenwand im B-Bild und auch auf den Elastogram-
men (vergleiche Abbildung 2 in Originalarbeit 2). Geprüft wurde der Einfluss des Alterns 
und der arteriellen Hypertonie auf die gemessene Scherwellengeschwindigkeit. Der 
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Einfluss des Alterns auf die arterielle Steifigkeit wurde bereits in den 1920ern von Bram-
well und Hill beschrieben und seitdem auch in größeren Populationsstudien belegt (92). 
McEniery et al. konnten so in einem Kollektiv von 998 gesunden Probanden eine signifi-
kante Zunahme der aortalen PWV im Laufe des Alters, insbesondere ab der fünften De-
kade, feststellen (93). Avolio et. al untersuchten 480 gesunde Probanden mit einem nied-
rigen Risikoprofil für eine Atherosklerose (79). Die Arbeitsgruppe konnte einen signifikan-
ten Zusammenhang zwischen Alter und aortaler PWV nachweisen, der zudem aufgrund 
der Gruppeneigenschaften weitgehend frei von Überlagerungseffekten durch eine paral-
lel vorliegende Atherosklerose war. In unserer Arbeit konnte in der Subgruppe der 50 
gesunden Probanden mittels linearer Regression ebenfalls ein signifikanter Einfluss des 
Alters auf die gemessene Aortensteifigkeit festgestellt werden: pro Lebensjahr stieg die 
gemessene Scherwellengeschwindigkeit um 0,024 m/s an (p < 0,001). Die THE war somit 
in der Lage den Alterseffekt suffizient abzubilden. Auch nach Altersadjustierung wies die 
Gruppe der untersuchten Hypertoniker eine signifikant höhere mediane Scherwellenge-
schwindigkeit auf (0,24 m/s versus 0,07 m/s; p < 0,001). Inwiefern eine arterielle Hyper-
tonie Ursache oder Folge einer erhöhten arteriellen Steifigkeit ist, ist Bestandteil einer 
kontroversen Diskussion (15, 94-97). Zum einen erhöht eine arterielle Hypertonie den 
pulsatilen Stress auf die Aortenwand, beschleunigt hierdurch die Elastinfragmentation 
und führt somit zu einem „verfrühten vaskulären Altern“ (59, 94). Zum anderen trägt eine 
Zunahme der Aortensteifigkeit zu einer Erhöhung des systolischen Blutdrucks und des 
Pulsdrucks bei, indem reflektierte Pulswellen aufgrund der verkürzten Laufzeit früher ein-
treffen und die primäre Pulswelle augmentieren (98). Mittels THE der Aorta konnte zwar 
zwischen dem Alterungsprozess und einer pathologisch erhöhten Aortensteifigkeit im 
Rahmen der arteriellen Hypertonie unterschieden werden. Das zeitliche Verhältnis von 
Entstehung eines Hypertonus und Erhöhung der Aortensteifigkeit konnte jedoch aufgrund 
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des Querschnittdesigns der Originalarbeit 2 nicht weiter ergründet werden. Zukünftige 
Studien zur THE der Aorta müssten hierfür auf Langzeitbeobachtungen basieren, die so-
wohl die Entstehung eines Bluthochdrucks als auch vorhergehende oder begleitende 
Veränderungen der Aortensteifigkeit verfolgen. Ein Unterschied der Aortensteifigkeit bei 
Normotensiven und Hypertonikern konnte auch in Studien anderer Elastografie-Arbeits-
gruppen nachgewiesen werden. Kolipaka et al. untersuchten vier gesunde Probanden 
und vier Patienten mit einer arteriellen Hypertonie mittels MRE und stellten eine signifi-
kant höhere Steifigkeit der Aorta abdominalis in der Gruppe der Patienten fest (48). Dong 
et al. wiesen im Schweinemodell mittels MRE einen Anstieg der Aortensteifigkeit nach 
Induktion einer arteriellen Hypertonie durch Anlegen von Page-Nieren nach (45). Im Rah-
men von Elastografiestudien der Aorta ist das in Originalarbeit 2 untersuchte Kollektiv 
das bisher größte. Die Unterscheidung zwischen physiologischem Alterseffekt und einer 
pathologisch erhöhten Aortensteifigkeit gelang mittels THE mit einer hohen diagnosti-
schen Güte (83% Sensitivität, 98% Spezifität; Fläche unter der Kurve = 0,966). Auch die 
gute Reproduzierbarkeit und die hohe Intra- und Interobserverübereinstimmung der THE 
in dieser Arbeit verdeutlichen das Potential der Technik zur Detektion einer pathologi-
schen Steifigkeitserhöhung der Aorta.  
Neben Einflüssen durch einen längerfristig erhöhten Blutdruck müssen auch kurzfristige 
Blutdruckschwankungen bei der Messung der arteriellen Steifigkeit berücksichtigt wer-
den. Kim et al. maßen bei Patienten, die sich einer Koronarangiografie unterzogen, inva-
siv die aortale Pulswellengeschwindigkeit und konnten eine signifikante Korrelation zwi-
schen Pulswellengeschwindigkeit und mittlerem arteriellen Druck beziehungsweise Puls-
druck feststellen (99). Auch elastografische Techniken scheinen eine Abhängigkeit von 
dem vorherrschenden Blutdruck aufzuweisen. Sowohl die Messungen in Originalarbeit 
2 als auch die Ergebnisse von Dong et al. zeigen eine moderate Korrelation der 
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Elastizitätsparameter mit dem MAD (45). Widman et al. wiesen bei Nutzung einer ultra-
schallbasierten Scherwellenelastografie ex vivo in Schweineaorten einen nahezu linea-
ren Anstieg des Schermoduls in einem Druckbereich von 20 bis 120 mmHg nach (67). 
Unabhängig von der verwendeten Methode sollte daher die ermittelte arterielle Steifigkeit 
als effektive Steifigkeit betrachtet werden, die sich aus den intrinsischen visko-elasti-
schen Eigenschaften der Gefäßwand und den vorherrschenden Druckverhältnissen zu-
sammensetzt. Von mehreren Autoren wird auf die Blutdruckabhängigkeit der arteriellen 
Steifigkeit als Störfaktor im Rahmen der kardiovaskulären Risikostratifizierung und des 
Therapiemonitorings hingewiesen (21, 62, 100). In Originalarbeit 3 wurde daher der Ein-
fluss des intravasalen Drucks auf die mittels THE gemessene Scherwellengeschwindig-
keit in der Aortenwand in einem ex vivo Schweinemodell geprüft. Unter Annahme eines 
physiologischen MAD zwischen 30 und 110 mmHg wurde bei frisch explantierten Schwei-
neaorten und bei mittels Formalin künstlich versteiften Aorten in 10 mmHg-Schritten die 
Scherwellengeschwindigkeit in der Gefäßwand gemessen (68, 69). Der Einfluss des in-
travasalen Drucks war zwar in einer linearen Regressionsanalyse mit einer Zunahme der 
Scherwellengeschwindigkeit um 0,017 m/s (unbehandelte Aorten) beziehungsweise 0,02 
m/s (formalingetränkte Aorten) pro 10 mmHg signifikant (p = 0,001). Eine weiterführende 
Slope-Analyse zeigte jedoch, dass der intravasale Druck effektiv nur einen geringen An-
teil an der gemessenen Scherwellengeschwindigkeit hatte. Dieser betrug 2,50% und 
1,89% bei 30 mmHg und 8,60% und 6,61% bei 110 mmHg in unbehandelten beziehungs-
weise in formalingetränkten Aorten. Die mediane Scherwellengeschwindigkeit betrug bei 
110 mmHg 2,28 m/s (Interquartilabstand 0,07 m/s) in den unbehandelten Aorten und 3,38 
m/s (Interquartilabstand 0,01 m/s) in den formalingetränkten Aorten. Der Einfluss des 
Blutdrucks ist folglich deutlich geringer ausgeprägt als der einer pathologischen Gewe-
beversteifung. Eine Limitation der Studie ist, dass die viskoelastischen Eigenschaften der 
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Aortenpräparate nicht zusätzlich mittels Rheometermessung bestimmt werden konnten, 
da die Präparate nach den durchgeführten Versuchen nicht mehr ausreichend mecha-
nisch stabil waren. Um dieses Problem zu umgehen hätten zusätzlich Vergleichspräpa-
rate ohne vorherige Elastografie mittels Rheometrie untersucht werden müssen. Den-
noch ist aufgrund der Erkenntnisse anzunehmen, dass auch in vivo eine zuverlässige 
Detektion einer pathologisch erhöhten Aortensteifigkeit selbst bei einem hohen MAD ge-
lingt. Auch ein schwankender Blutdruck hätte bei Verlaufskontrollen im Intervall so nur 
einen geringen Einfluss auf die mit der THE gemessene Scherwellengeschwindigkeit. 
Übereinstimmend mit Erkenntnissen aus der Literatur konnte darüber hinaus in Original-
arbeit 3 mit einer multivarianten Analyse nachgewiesen werden, dass Veränderungen 
der Gefäßgeometrie keinen signifikanten Einfluss auf die gemessene Wandsteifigkeit ha-
ben (101, 102).  
In Ergänzung zu den bisherigen Ergebnissen wurde in Originalarbeit 4 geprüft, inwie-
fern die THE sensitiv gegenüber kurzfristigen Veränderungen des Volumenstatus im ar-
teriellen und venösen System ist. Analog zu den Erkenntnissen von Jordan et al. hatte 
die Ingestion von 1 Liter Trinkwasser in unserem jungen, gesunden Kollektiv keinen 
Einfluss auf den systolischen und diastolischen Blutdruck (p = 0,67 und p = 0,388). Als 
Ausdruck des gesteigerten intravasalen Drucks stieg das Schlagvolumen jedoch signifi-
kant von im Mittel 61,7 ± 2,2 ml auf 67,9 ± 2,1 ml an (p = 0,031). Der Einfluss des in-
travasalen Volumens auf die Gefäßwandsteifigkeit konnte somit separat von dem be-
reits in Originalarbeit 3 geprüften Einfluss des Blutdrucks betrachtet werden. Die ge-
messene Scherwellengeschwindigkeit in der Aorta abdominalis wies nach Volumen-
gabe keinen signifikanten Anstieg auf (p = 0,792). Darüber hinaus war die gemessene 
mittlere Scherwellengeschwindigkeiten verglichen mit gleichaltrigen Probanden in Ori-
ginalarbeit 2 über beide Kollektive hinweg mit 2,14 ± 0,13 m/s (nüchtern) 
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beziehungsweise 2,15 ± 0,16 m/s (nach Volumengabe) ähnlich. Die in der Wand der 
Vena cava inferior gemessene SWS stieg hingegen sowohl durch Volumengabe als 
auch durch Autotransfusion (Beinhochlagerung) über alle vier Messzeitpunkte hinweg 
an (jeweils p < 0,001). Als nicht-invasiv gemessenes Korrelat des zentralvenösen 
Drucks sank der Kollapsibilitätsindex der Vena cava inferior mit zunehmenden Volumen 
von initial 58 ± 13% auf 35 ± 12% ab. Die Ergebnisse der Originalarbeit 4 zeigen, dass 
die THE sensitiv gegenüber Volumenveränderungen im zentralen vaskulären System 
ist und dessen physiologische Anpassungsprozesse abbilden kann. Die Vena cava infe-
rior als Kapazitätsgefäß wies mit zunehmendem intravasalem Volumen und als Aus-
druck der zunehmenden Distension durch den ansteigenden zentralvenösen Druck ei-
nen Anstieg der Wandsteifigkeit auf. Der arterielle Blutdruck und die Wandsteifigkeit in 
der Aorta abdominalis veränderten sich aufgrund der durch Barorezeptoren gesteuerten 
Regulationsmechanismen im arteriellen System jedoch nicht (103, 104). Bereits zuvor 
konnte in der AG Elastografie gezeigt werden, dass die THE sensitiv gegenüber Volu-
menveränderungen ist. Sowohl Ipek-Ugay et al. als auch Tzschätzsch et al. wiesen ei-
nen Anstieg der in der Leber gemessenen Scherwellengeschwindigkeit nach Ingestion 
von Trinkwasser nach (54, 70). 
Im Gegensatz zu dem in Originalarbeit 1 verwendeten Algorithmus zur Bestimmung der 
Scherwellenamplitude erlaubt das Postprocessing der in den Originalarbeiten 2-4 ver-
wendeten Methode aktuell die Bestimmung der Scherwellengeschwindigkeit nicht über 
den gesamten Herzzyklus hinweg. Grund ist, dass die wandernde Pulswelle während der 
Systole eine starke Deflexion der Gefäßwand verursacht, sodass das Nachverarbei-
tungsprogramm die propagierenden Scherwellen nicht suffizient von der axialen Gewe-
beauslenkung durch die Pulswelle abgrenzen kann. Der Ansatz der Originalarbeit 1 – 
nämlich die Betrachtung zyklischer Veränderungen der aortalen Wandsteifigkeit – konnte 
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dementsprechend nicht weiterverfolgt werden. Dem gegenüber stehen jedoch signifi-
kante Verbesserungen im Untersuchungsablauf. Zum einen konnte auf eine aufwendige 
EKG-Registrierung verzichten werden. Somit lassen sich potentiell auch Patienten mit 
kardialen Arrhythmien untersuchen, da die Abfolge von Systole und Diastole im akqui-
rierten B-Bild-Film anhand der Auslenkung der Aortenwand bestimmt werden kann. Zum 
anderen erlaubt eine B-Bild basierte Methode zeitgleich die Beurteilung der Aortenmor-
phologie. Dies ist insbesondere im Hinblick auf die Zielgruppe der THE von Bedeutung, 
da im gleichen Untersuchungszug auch die Plaquelast der Aorta und eventuell vorhan-
dene Aneurysmata erfasst werden können. Die Ergebnisse aus den Originalarbeiten 2-
4 zeigen, dass die THE eine robuste Methode zur Detektion einer erhöhten arteriellen 
Steifigkeit bietet, die nur in geringem Maße blutdruckabhängig ist und im arteriellen Kom-
partiment keinem Einfluss durch kurzfristige Volumenschwankungen unterliegt. Neben 
der Früherkennung subklinischer Veränderungen der arteriellen Steifigkeit bietet die Me-
thode jedoch auch das Potential zum Monitoring einer antihypertensiven Therapie. In 
pharmazeutischen Studien konnte nachgewiesen werden, dass Medikamente zur Be-
handlung einer arteriellen Hypertension auch blutdruckunabhängig eine Verringerung der 
arteriellen Steifigkeit bewirken können (105, 106). Insbesondere Medikamente, die Ein-
fluss auf das Renin-Angiotensin-Aldosteron-Systems haben (Inhibitoren des Angiotensin 
Converting Enzyme, AT1-Rezeptor-Antagonisten), reduzierten die arterielle Steifigkeit 
durch eine Hemmung des Gefäßwandremodelings (97, 107, 108). In zukünftigen Studien 
könnte geprüft werden, inwiefern sich diese medikamentösen Einflüsse auch in den mit-
tels der zeitharmonischen Ultraschallelastografie erfassten Elastizitätsparametern der 




Magnetresonanzelastografie der Aorta  
Während mit elastografischen Techniken bereits in mehreren Arbeiten elastische Kenn-
größen der Aorta abdominalis abgeleitet werden konnten, liegen in der Literatur keine 
Daten zu den thorakalen Anteilen der Aorta vor. In Originalarbeit 5 wurde erstmals die 
Scherwellengeschwindigkeit in der Aorta ascendens und in der Aorta descendens ge-
messen. Die mediane Scherwellengeschwindigkeit nahm von der Aorta ascendens (1,62 
m/s, Interquartilabstand 0,16 m/s), über die Aorta descendens (2,40 m/s, Interquartilab-
stand 0,24 m/s) hin zur Aorta abdominalis (2,48 m/s, Interquartilabstand 0,58 m/s) zu. Die 
Aorta ascendens war im Vergleich zu den übrigen Segmenten signifikant weniger steif (p 
< 0,001). Die in unserer Studie ermittelte Zunahme der Steifigkeit von proximal nach distal 
deckt sich mit dem vermuteten Maximum des Windkesseleffekts in der thorakalen Aorta 
und mit histologischen Kenntnissen über segmentale Unterschiede der Aortenelastizität 
(9, 10, 109). Die potenzielle klinische Bedeutung dieser segmentalen Unterschiede 
konnte in zwei MRT-basierten Studien aufgezeigt werden. Redheuil et al. und Rogers et 
al. bestimmten bei gesunden Probanden verschiedenen Alters die Pulswellengeschwin-
digkeit beziehungsweise die Distensibilität der Aorta und wiesen die frühesten altersbe-
dingten Veränderungen jeweils in der proximalen Aorta nach (90, 110). In einer echokar-
diografischen Studie von Ghaderi et al. bestand zudem eine signifikante, inverse Korre-
lation zwischen Strain und Distensibilität der Aorta ascendens und Schweregrad einer 
koronaren Herzkrankheit (111). Die Möglichkeit der direkten Steifigkeitsmessung in der 
thorakalen Aorta mit der in Originalarbeit 5 evaluierten Technik ist vor diesem Hinter-
grund ein signifikanter Fortschritt. In Übereinstimmung mit bisherigen Studien zur MRE 
der Aorta abdominalis bestand in unserem Kollektiv in linearen Regressionsanalysen ein 
signifikanter Einfluss von Alter und PWV auf die gemessene Scherwellengeschwindigkeit 
(R2 = 0,080; p < 0,001 bzw. R2 = 0,080, p = 0,001). Sowohl Damughatla als auch 
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Kenyhercz et al. konnten bei gesunden Probanden mittels monofrequenter MRE der ab-
dominellen Aorta ebenfalls eine Korrelation zwischen Alter und Aortensteifigkeit bezie-
hungsweise zwischen MRT-basiert gemessener PWV und Aortensteifigkeit nachweisen 
(44, 46). In Originalarbeit 5 wurde zusätzlich der Verlustwinkel φ als Maß der Viskosität 
ausgewertet. Der Verlustwinkel φ	betrug im Median 0,916 rad (Interquartilabstand 0,055 
rad) in der Aorta ascendens, 0,903 rad (Interquartilabstand 0,12 rad) in der Aorta descen-
dens und 0,806 rad (Interquartilabstand 0,148 rad) in der Aorta abdominalis und unter-
schied sich signifikant zwischen der Aorta ascendens und der Aorta abdominalis (p = 
0,02). Die Zunahme der Scherwellengeschwindigkeit mit einer parallelen Abnahme des 
Verlustwinkels könnte Ausdruck der von proximal nach distal abnehmenden Dämpfungs-
leistung der Aorta sein. Einschränkend muss beachtet werden, dass der Verlustwinkel φ 
bei der Inversion mittels eines Gradienten zweiter Ordnung abgeleitet wird und somit im 
Vergleich zu der Scherwellengeschwindigkeit anfälliger gegenüber Bildrauschen ist (57). 
Die Vorteile der MRE der Aorta ergeben sich aus der Möglichkeit die für den Ultraschall 
nicht einsehbaren thorakalen Segmente der Aorta darzustellen und das gesamte Gefäß 
während einer Messung zu untersuchen. Veränderungen der gewebemechanischen Ei-
genschaften der Aorta im Rahmen einer pathologischen Steifigkeitszunahme können so 
in Bezug auf den gesamten Gefäßbaum evaluiert werden. Die Nachteile der MRE beste-
hen zum einen in den üblichen Limitationen der MRT hinsichtlich einer vergleichsweise 
geringen zeitlichen Auflösung, langer Untersuchungszeiten und inkompatibler Implan-
tate. Zum anderen erfordert die MRE zusätzliche technische Installationen im Untersu-
chungsraum. Weitere Studien in weitaus größeren Kollektiven sind zudem notwendig, um 
den Einfluss des Alters und einer arteriellen Hypertonie auf segmentale Steifigkeitsver-
änderungen detaillierter zu untersuchen. Zukünftig könnte die MRE im Kontext der kardi-
ovaskulären Risikostratifizierung auch mit herkömmlichen Sequenzen aus der 
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kardiovaskulären Bildgebung kombiniert werden, um beispielsweise gleichzeitig die Herz-
funktion mittels CINE-Sequenzen zu bestimmen. Ein ähnlicher Ansatz wurde zuletzt von 
Stoiber et al. evaluiert, die die konventionelle kardiale MRT um Distensibilitätsmessungen 





Mit der Elastografie steht ein einzigartiges bildgebendes Verfahren zur Verfügung, das in 
vivo eine Quantifizierung viskoelastischer Eigenschaften des menschlichen Gewebes er-
möglicht. Daher wurde in dieser Arbeit die Ultraschall- und Magnetresonanztomografie 
zur gewebemechanischen Untersuchung der Aorta weiterentwickelt und getestet. Im ers-
ten Teil der Habilitationsarbeit wurde die zeitharmonische Ultraschallelastografie der 
Aorta ausführlich evaluiert. In einer ersten Machbarkeitsstudie konnte bei 30 gesunden 
Probanden und 5 Patienten die Scherwellenamplitude (SWA) und deren zyklische Varia-
tion in Systole und Diastole als Elastizitätsparameter der Aortenwand erhoben werden. 
Hier zeigte sich eine hohe Sensitivität des Parameters DSWA (Differenz von systolischer 
zu diastolischer SWA) gegenüber einer pathologisch erhöhten Aortensteifigkeit bei Hy-
pertonikern. Die basierend auf den ersten Erkenntnissen weiterentwickelte THE erlaubte 
die direkte Messung der Scherwellengeschwindigkeit und wurde in einem Kollektiv von 
insgesamt 50 gesunden Probanden und 24 langjährigen Hypertonikern unterschiedlichen 
Alters evaluiert. Zum einen konnte der aus der Literatur bekannte Einfluss des Alterns 
auf die arterielle Steifigkeit nachgewiesen werden. Zum anderen gelang die Detektion 
einer altersunabhängig erhöhten arteriellen Steifigkeit in der Gruppe der Patienten. Die 
hohe Sensitivität und Spezifität der THE gegenüber einer erhöhten Gefäßsteifigkeit be-
stätigte sich im Vergleich mit der parallel gemessenen PWV. Exzellente Werte in der In-
tra- und Interrater-Übereinstimmung sowie gute bis exzellente Ergebnisse in der kurz- 
und langfristigen Reproduzierbarkeit unterstrichen das diagnostische Potential der Me-
thode. Die Robustheit der THE gegenüber Messeinflüssen konnte in zwei weiteren Ar-
beiten gezeigt werden. In einem ex vivo Schweinemodell wurde der Einfluss des intrava-
salen Drucks auf die Messung der Scherwellengeschwindigkeit in frisch explantierten und 
in künstlich mittels Formalin versteiften Aorten geprüft. Es zeigte sich zwar ein statistisch 
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signifikanter Einfluss des Blutdrucks. Dieser hatte in physiologischen Bereichen des ar-
teriellen Mitteldrucks effektiv jedoch nur einen geringen Anteil an der gemessenen Scher-
wellengeschwindigkeit in einem Bereich von 1,89 – 8,60%. Übereinstimmend mit den 
Kenntnissen aus der Physiologie zeigte sich in einer weiteren Arbeit mit 20 gesunden 
Probanden, dass eine kurzfristige Steigerung des intravasalen Volumens keinen Einfluss 
auf die gemessene arterielle Steifigkeit hat. Die Sensitivität der THE gegenüber Volu-
menänderungen konnte parallel anhand von Messungen in der Wand der Vena cava in-
ferior nachgewiesen werden. Durch Volumengabe und durch Autotransfusion stieg die in 
der Venenwand gemessene Steifigkeit analog zu einem Abfall des Kollapsibilitätsindex 
an.  
Im zweiten Teil der Habilitationsarbeit wurde die multifrequente Magnetresonanzelasto-
grafie zur Anwendung in der Aorta weiterentwickelt. In einem Kollektiv von 20 gesunden 
Probanden gelang eine Bestimmung der Scherwellengeschwindigkeit in der Aorta ascen-
dens, Aorta descendens und Aorta abdominalis. Übereinstimmend mit Kenntnissen aus 
der Physiologie und Histologie konnte das Maximum der Aortenelastizität in den thoraka-
len Segmenten und eine Abnahme der Elastizität von proximal nach distal nachgewiesen. 
Trotz der hohen technischen Anforderungen aufgrund der Beweglichkeit und der guten 
mechanischen Abschirmung der Aorta erwies sich die Technik als ausreichend robust, 
um bei allen Probanden eine erfolgreiche Messung der Scherwellengeschwindigkeit in 
allen drei Segmenten durchzuführen.  
Die in dieser Habilitationsarbeit durchgeführten Untersuchungen zeigen das große Po-
tential der Ultraschall- und Magnetresonanzelastografie zur nicht-invasiven Quantifizie-
rung der Aortensteifigkeit im Kontext des Alterns und kardiovaskulärer Erkrankungen.
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